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X-ray computed tomography in cardiology
a tomografía computarizada por rayos X es 
una modalidad utilizada rutinariamente en 
la práctica clínica. Esta modalidad genera un 
conjunto de imágenes en bidimensionales, cada una de 
las cuales representa una rodaja que incluye información 
sobre la anatomía interna del paciente. Las imágenes tridi-
mensionales son obtenidas a partir de proyecciones radio-
lógicas mediante técnicas de reconstrucción. Las proyec-
ciones son obtenidas por la exposición del objeto a radia-
ciones de rayos X según distintos ángulos y por la medición 
del grado de absorción del haz que atraviesa al objeto. El 
presente artículo muestra la aplicación de esta tecnología 
de imágenes médicas y sus avances en cardiología.
Palabras clave: tomografía computarizada, rayos X, car-
diología
-ray computed tomography is a modal-
ity routinely used in clinical practice. 
This modality generates a set of two-dimensional images, 
each representing a slice that includes information about 
the patient’s anatomy. Three-dimensional images are ob-
tained from radiological projections using reconstruction 
techniques. The projections are obtained by exposing 
the object to X-ray radiation at different angles and by 
measuring the degree of absorption of the beam passing 
through the object. The present article shows the applica-
tion of this technology of medical images and its advances 
in cardiology.
Keywords: Computerized tomography, X ray, cardiology
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a tomografía computarizada por rayos X (CT) 
es la más vieja de todas las modalidades ima-
genológicas tridimensional (3D) y sobre la 
que probablemente se han realizado la ma-
yor cantidad de desarrollos técnicos1. El de-
sarrollo de la CT en la década de los 70, tuvo un impacto 
revolucionario en la imagenología diagnóstica con rayos 
X, debido a proporciona la capacidad de examinar estruc-
turas internas del cuerpo de una forma no invasiva con 
una alta exactitud y especificidad. Adicionalmente, elimi-
na o minimiza a gran escala los problemas de las técnicas 
radiológicas convencionales, principalmente asociados a 
la perdida de detalles originadas por la superposición de 
la información de estructuras 3D en un detector bidimen-
sional (2D). Además, un alto porcentaje de la radiación 
detectada es esparcida a lo largo del paciente, producien-
do una disminución de la relación señal a ruido de la in-
formación registrada.
El principal objetivo de la CT es producir una representación 
en dos dimensiones del coeficiente de atenuación de los 
rayos X, a lo largo de una delgada sección transversal del 
cuerpo humano. Los tejidos de diferentes estructuras del 
cuerpo, presentan una composición elemental diferente, 
por lo tanto tienden a exhibir diferentes respuestas frente a 
los rayos X. En consecuencia, una imagen por CT describe 
varias estructuras del cuerpo, mostrando sus relativas re-
laciones anatómicas. Cuando un haz de monocromáticos 
rayos X pasa a través del cuerpo, el mismo es diferencial-
mente absorbido y esparcido por las estructuras localizadas 
en la trayectoria que sigue el haz. La cantidad de absorción 
depende tanto de la densidad física y de la composición 
anatómica de estas estructuras, como de la energía del haz. 
En el rango de energía diagnóstica, las interacciones consti-
tuyen principalmente en ionización molecular generada por 
el esparcimiento y la absorción fotoeléctrica2.
El esparcimiento es generalmente minimizado por medio 
de la colimación de los rayos, y la superposición es elimi-
nada por la exploración a través del plano transaxial, es 
decir, la fuente de rayos X y el detector son colimados, 
para definir un haz que pasa solamente a través del plano 
transversal, y son rotados alrededor del cuerpo, tal que, 
los patrones de absorción de los rayos X, son registrados a 
partir de diferentes direcciones sobre el plano transversal. 
Un colimador es un dispositivo útil para obtener un haz 
de radiación, rayos X, de la sección transversal limitada. 
Los rayos X transmitidos a través del plano son captados 
por detectores, los cuales tienen la capacidad de registrar 
intensidades diferentes con el 0.1 % de exactitud, mien-
tras que los coeficientes de atenuación de estructuras in-
dividuales ubicados en la trayectoria del haz, pueden ser 
determinados con 0.5 % de exactitud, de acuerdo con 
conjuntos analizados matemáticamente3.
La distribución de los coeficientes de atenuación es deter-
minada por la Ley de la física de radiaciones (Ley de Lam-
bert–Beer), la cual expresa que cuando un haz de rayos X 
monoenergético, pasa a través de un objeto de densidad 
variable, el haz es atenuado de acuerdo con una relación 
exponencial.
Técnicas de adquisición CT
2.1. Tomografía Computarizada Convencional
La tomografía computarizada por rayos X convencional, 
produce una imagen bidimensional sencilla de una sec-
ción transversal del cuerpo humano a partir de rayos X 
transmitidos, que posteriormente son registrados desde 
algún ángulo de vista alrededor del cuerpo. Las imágenes 
tridimensionales son obtenidas por la repetición de este 
procedimiento sobre secciones adyacentes, generando 
así un conjunto continuo de imágenes 2D. Este procedi-
miento presenta algunas limitaciones, tales como, reposi-
cionamiento del paciente en cada adquisición de las imá-
genes 2D, ancho de cada sección de corte y movimiento 
tanto voluntario como involuntario, los cuales ocurren 
durante el tiempo total requerido para la exploración de 
todos los cortes1.
Las imágenes de corazón obtenidas por tomografía com-
putarizada convencional, no son útiles en la evaluación de 
la forma y la función de las estructuras cardíacas, debido 
a que el tiempo de adquisición es de 1 a 3 segundos, y las 
contracciones normales del corazón ocurren en un tiempo 
poco superior a 1 segundo, de allí, que este proceso ge-
nera representaciones borrosas de las cavidades cardíacas. 
Diversas tecnologías han sido introducidas para mejorar la 
calidad visual y diagnóstica de las imágenes de tomografía 
computarizada por rayos X.
El uso de técnicas de sincronización con el electrocardio-
grama (ECG) ha permitido estudiar el movimiento periódi-
co del corazón, considerando tanto la contracción como 
la expansión de las paredes de las cavidades. El ECG es 
simultáneamente obtenido y usado para ordenar los datos 
de la proyección CT en una ventana de tiempo correspon-
diente a varias fases del ciclo cardíaco. Este método tiene 
la ventaja de que puede ser implantado sobre explora-
dores convencionales realizando modificaciones relativa-
mente sencillas. Adicionalmete, el método ha sido usado 
en aplicaciones dinámicas en el corazón, tales como con-
tracción miocárdica regional, determinación del espesor 
de la pared y cuantificación de la fracción de eyección4.
2.2. Tomografía Computarizada de Alta Resolución 
Temporal
Sistemas de CT de alta resolución temporal (Ultrafast 
Computed Tomography), permiten medir los cambios re-
gionales en forma y dimensión del corazón y de la distribu-
ción espacial del flujo de sangre miocárdico5. El volumen 
es explorado de acuerdo con un conjunto de múltiples, 
paralelas y finas secciones transversales, en un período 
de tiempo suficientemente breve, tal que el movimiento 
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de las estructuras de interés sea aproximadamente me-
nor que un elemento de resolución. Este tipo de sistemas 
están diseñados para tener una resolución espacial máxi-
ma de 1 mm en el corazón. La velocidad de observación 
está basada en la velocidad de movimiento de la superfi-
cie endocárdica en el plano transversal durante la fase de 
máxima eyección sistólica. Este método de CT dinámica 
del corazón facilita la valoración exacta de la localización, 
magnitud y naturaleza de las anormalidades y patologías 
cardiovasculares, tales como, daño arterial coronario e is-
quemia miocárdica3. 
2.3. Tomografía Computarizada por Haz de Electrones
Una alternativa para el diseño de CT de alta velocidad, es 
el uso de la deflexión magnética de un haz de electrones 
para reemplazar el movimiento mecánico de los tubos de 
rayos X (ver Figura 1), obteniendo sistemas de tomogra-
fía computarizada por haz de electrones (Electron Beam 
Computed Tomography–ECBT)4. La fuente de rayos X 
consiste de cuatro pares paralelos de anillos semicirculares 
de tungsteno que alcanzan 210 alrededor del paciente. 
Haces de electrones de alta intensidad son electromagné-
ticamente barridos a lo largo de cada una de los anillos en 
instantes de tiempo diferentes, generando de este modo 
un haz rotativo de rayos X en forma de abanico. Opuesto 
a cada fuente de rayos X, múltiples detectores se encar-
gan de registrar la intensidad del haz incidente.
EBCT opera en tres modos, en los cuales varia el tiempo 
de adquisición y la resolución espacial. En modo de cine, 
adquiere cada exploración en 50 ms, a una frecuencia de 
17 exploraciones por segundo para cada nivel anatómico. 
En el modo flujo, cada exploración es adquirida en 50 ms 
en una fase específica del ciclo cardíaco, en secuenciales o 
alternativos latidos del corazón. En el modo volumen, ocho 
cortes transaxiales son explorados, barriendo el haz secuen-
cialmente sobre los anillos y almacenando la intensidad de 
la radiación X, por medio de dos detectores en anillo fijos, 
luego de que el haz pasa a través del cuerpo. Velocidades 
de 50 ms por corte son obtenidas, de allí que se requieren 
aproximadamente 224 ms para completar los ocho cortes 
paralelos, considerando 8 ms necesarios para intervalos de 
reset entre cada corte. La alta velocidad y la capacidad de 
captar múltiples cortes ofrecen ventajas significativas sobre 
métodos de CT convencional, permitiendo obtener imáge-
nes desde el ápex hasta la base del corazón. La principal 
limitación es que la resolución espacial en la dirección tran-
saxial es mucho menor que en la dirección del plano, la cual 
frecuentemente corresponde con la dirección transversal. 
Sin embargo, la EBCT ha sido ampliamente utilizada para la 
valoración del daño arterial coronario6,7.
2.4. Tomografía Computarizada Helicoidal
La tomografía computarizada helicoidal, es otra alterna-
tiva para la detección y cuantificación del daño arterial 
coronario. Esta modalidad es considerada una modalidad 
de adquisición volumétrica, en la cual simultáneamente 
ocurre la traslación del paciente a una velocidad constante 
a través del equipo, durante la rotación continua del siste-
ma que agrupa a la fuente con el detector como se mues-
tra en la Figura 2. El término CT helicoidal se deriva del he-
cho de que durante el proceso de exploración, el foco de 
rayos X describe una trayectoria helicoidal o de forma de 
espiral alrededor del paciente8. Luego de la adquisición, el 
conjunto de las proyecciones crudas, son utilizadas para 
generar imágenes de los planos transaxiales por medio de 
técnicas convencionales de proyección filtrada hacia atrás, 
luego de interpolar los datos entre giros adyacentes sobre 
la trayectoria helicoidal. La reconstrucción de la secuencia 
de las secciones transaxiales a partir del conjunto de da-
tos resulta en un volumen, que puede ser visualizado con 
imágenes de planos transaxiales convencionales y méto-
dos tridimensionales9. Aunque en algunos trabajos se des-
estime la capacidad de la CT helicoidal para la cuantifica-
ción de la función cardiovascular, por considerar la técnica 
como carente de características importantes como sensi-
tividad, exactitud y reproducibilidad10, recientemente se 
han propuesto trabajos en los cuales la calcificación de las 
arterias coronarias, ha podido ser cuantificada con el uso 
de CT helicoidal activada por el ECG11, fundamentados 
en que estudios patológicos han demostrado una fuerte 
correlación entre la presencia de calcio y el daño arterial 
coronario12. Otros que muestran, que es posible obtener 
una clara morfología de la cavidad ventricular izquierda en 
2D y 3D sobre los ejes cardíacos, en diferentes fases del 
ciclo, permitiendo la valoración exacta de parámetros ven-
triculares tales como, volúmenes (diastólico final, sistólico 
final, volumen latido) y fracción de eyección13.
Como se ha podido observar, existe una amplia variedad 
de técnicas de adquisición de imágenes por tomografía 
computarizada por rayos X reportadas, siendo hoy día la 
tomografía computarizada helicoidal, la más ampliamen-
te utilizada en la valoración de la función cardiovascular, 
debido a que la calidad de estas imágenes puede abierta-
mente competir con la calidad mostrada en imágenes por 
resonancia magnética14.
Figura 1. Sistemas de tomografía computarizada 
por haz de electrones
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Reconstrucción de imágenes CT
Todos los algoritmos convencionales de reconstrucción 
requieren que durante la exploración, la fuente de rayos 
X y el detector queden en el mismo plano del corte a ser 
reconstruido. La tarea del algoritmo de reconstrucción es 
determinar geométricamente la trayectoria del haz de ra-
yos X que pasan a través del cuerpo. Una amplia variedad 
de aproximaciones matemáticas al problema de recons-
trucción han sido desarrollados, las cuales pueden ser cla-
sificadas en alguna de las siguientes cuatro categorías15: 
(1) métodos de suma, (2) métodos de expansión en series, 
(3) métodos basado en transformadas y (4) métodos ana-
líticos directos.
El método más usado para la reconstrucción de imágenes 
CT, es llamado método de convolución o proyección filtra-
da hacia atrás. El mismo puede ser clasificado en las cate-
gorías 1, 3 y 4, pero es esencialmente considerado como 
un método de solución analítica directa de la ecuación 
integral derivada de la fórmula básica de proyección. El 
método está relacionado con un sencillo método de pro-
yección hacia atrás, pero con una significativa diferencia, 
ya que la borrosidad producida cuando las proyecciones 
se han solapado, es corregida al filtrar las mismas, al apli-
car un proceso de convolución con una función o filtro 
apropiado, antes de realizar la proyección hacia atrás o 
suma de las proyecciones16. 
Diversas metodologías han sido propuestas para la recons-
trucción Taguchi y Aradate17, desarrollan un nuevo algo-
ritmo para la reconstrucción de imágenes de CT helicoidal 
multisección. El algoritmo permite conseguir imágenes de 
aceptable calidad y resolución espacial a una velocidad de 
exploración tres veces mayor que CT de sección sencilla. 
Para CT helicoidal un procedimiento llamado algoritmo de 
reconstrucción z-filtering ha sido reportado en Hu18 y Hu 
et al.19. El mismo está basado en interpolación lineal, y de 
forma general puede ser descrito como la formación de 
cortes, por la combinación de distintos cortes previamente 
reconstruidos, con ayuda de una técnica de reconstruc-
ción por interpolación lineal de dos puntos.
La técnica algebraica de la reconstrucción (ART)20 es el 
algoritmo algebraico iterativo más extensamente usado, 
debido a su simplicidad y eficacia21. 
Métodos estadísticos para la reconstrucción iterativa de 
vistas tomográficas por rayos X, basados en máxima pro-
babilidad (ML) han sido propuestos22. Nuevos algoritmos 
han sido propuesto, con la idea de acelerar el algoritmo 
ML original23,24. Existen dos aspectos importantes en los 
procesos de reconstrucción de imágenes tomográficas por 
métodos iterativos, el primero de ellos es que el paso de 
obtener reconstrucciones aproximadas a reconstrucciones 
exactas puede ser logrado, y segundo, que es posible el 
incremento de la velocidad de reconstrucción, ya que es 
posible la utilización de técnicas de procesamiento parale-
lo para su implantación25.
Visualización de imágenes CT
Una convención que ha existido desde los inicios de la 
CT es reemplazar el valor de atenuación calculado para 
cada voxel en la matriz de reconstrucción con un número 
entero denominado número CT, el cual es expresado en 
unidades Hounsfield (HU). La unidad Hounsfield es una 
escala relativa que permite que los valores de las intensi-
dades sean linealmente relacionados con el coeficiente de 
atenuación del agua. En esta escala la máxima atenuación 
es representada con blanco y la mínima atenuación con 
negro. La Tabla 1 muestra los valores Hounsfield en dife-
rentes medios.
Tabla 1. Número CT en diferentes medios
MEDIO NÚMERO CT [HU]
Hueso [+400,+1000]
Tejidos Blandos [+10,+60]
Hígado [+40,+60]
Materia blanca +43
Materia gris +40
Músculo [+10,+40]
Riñones +30
Agua 0
Tejido adiposo [−50,−100]
Pulmones [−600,−400]
Aire -1000
La Tabla 2 muestra los diversos factores que afectan la ca-
lidad de las imágenes de tomografía computarizada. Los 
cinco primeros problemas han sido resueltos con los avan-
ces logrados en el diseño de equipos basados en nuevas 
tecnologías, como las señaladas en la sección anterior. Los 
dos últimos, están básicamente relacionados con el pro-
blema de la reconstrucción, que como se ha observado es 
un problema altamente estudiado. 
Los factores señalados en la Tabla 2 introducen distorsión 
o error en la imagen. Tales distorsiones se denominan 
artefactos26. Wolbarst27 describe a los artefactos como 
aberraciones que surgen en la interfaz de las estructuras 
que se exploran con propiedades radiológicas significati-
vamente diferentes. 
Figura 2. Exploración con CT helicoidal de detector sencillo
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Tabla 2. Factores que afectan la calidad de la imagen CT
FACTOR AFECTACIÓN
Características del haz inicial. En el caso de que la radiación sea pequeña, pocos fotones incidirán en los detectores y en consecuencia 
la varianza del número CT entre vóxeles vecinos será bastante grande.
Niveles de energía.
El aumento de los factores técnicos como el mA o kV disminuye el ruido de la imagen, pero se produce 
un aumento de la dosis de radiación aplicada al paciente.
Número de proyecciones 
utilizadas.
Incrementar el número total de proyecciones mejora la resolución de la imagen proyectada en el dominio 
de Radon pero aumenta la dosis de radiación, la cual debe mantenerse en el mínimo posible.
Espesor de la sección 
explorada
La reducción del grosor de corte supone un aumento de la resolución espacial, así, cuando el grosor de 
corte es más fino, la imagen posee más definición.
Esparcimiento del haz de rayos 
X.
Debido a que los fotones emitidos por el tubo de rayos X cubren un amplio rango en la dirección z, los 
colimadores restringen el flujo de radiación a una estrecha región. Aproximadamente el 99% de los 
fotones emitidos por el tubo son bloqueados por el colimador.
Tamaño del vóxel en la 
reconstrucción.
Reducir el tamaño de vóxel (para aumentar el detalle) aumenta el ruido debido a que un menor número 
de fotones son absorbidos en cada vóxel
Algoritmo de reconstrucción 
usado.
La reconstrucción de la imagen es la fase en la cual se procesa el conjunto de datos explorados para 
producir una imagen. La calidad de la imagen digital depende del algoritmo usado en el proceso de 
reconstrucción.
Las técnicas de visualización se encargan de llevar la in-
formación 3D, incluyendo proyecciones integradas al vo-
lumen, sobre una ventana bidimensional. Estas técnicas, 
además del despliege de los datos CT, deben permitir la 
manipulación y medición efectiva de información intrínse-
ca y relevante contenida en la imagen multidimensional.
En imagenología cardiaca por CT, las técnicas de visuali-
zación utilizadas abarcan, recomposición multiplanar28,29, 
rendering de superficies6 y rendering volumétrico28. 
Para la aplicación de técnicas de rendering de superficie, 
es necesario previamente obtener una descripción de la 
estructura. Tal descripción, es generalmente obtenida por 
la aplicación de técnicas de segmentación de imágenes. 
Otra forma de crear representaciones de superficies 3D 
en imagenología CT, es el uso de sombreado por gradien-
te30. En este método el contraste de la imagen depende, 
de la orientación de la superficie. Una vez localizada la 
superficie, la misma es desplegada usando superficies po-
ligonales o superficies de puntos. En la siguiente sección 
se muestra los avances logrados en segmentación de es-
tructuras cardíacas por CT.
Segmentación de imágenes CT 
La aplicación de técnicas de preprocesamiento tales como 
segmentación, es necesaria como paso previo a la visuali-
zación, análisis y cuantificación, ya que permite la extrac-
ción de una descripción de la superficie de las estructuras 
cardíacas a partir de la imagen tridimensional. Tal descrip-
ción es generalmente utilizada como entrada a un pro-
cedimiento de rendering de superficies. Adicionalmente, 
esta descripción es utilizada en la determinación de los 
parámetros necesarios para la cuantificación de la función 
cardiovascular. Diversas metodologías han sido propues-
tas para mejorar los algoritmos de segmentación de imá-
genes en cardiología CT.
Higgins et al.31, proponen un método basado en morfo-
logía matemática 3D, filtros de homogeneidad máxima y 
umbralización adaptativa para la extracción de la cavidad 
ventricular izquierda.
McInerney y Terzopoulos32, aplican la teoría de modelos 
deformables para la segmentación del LV en imágenes CT. 
Un modelo deformable dinámico por elementos finitos, 
topológicamente isomorfo a una esfera, denominado ba-
lón (balloon model), es considerado como un spline de 
placa delgada (thin–plate spline). Las fuerzas internas del 
spline representan los esfuerzos en la superficie del balón 
y se encarga de imponer la restricción de suavidad en la 
superficie, mientras que las fuerzas externas del modelo, 
representadas por el gradiente de las intensidades, fuerza 
de inflación del balón, y restricciones impuestas interacti-
vamente por el usuario (resortes y puntos fijos), se encar-
gan de ajustar la superficie al LV en la imagen CT.
Staib y Duncan33, usan un modelo de parametrización de 
formas para representar las deformaciones de los objetos 
en imágenes médicas. La superficie endocárdica del LV es 
descompuesta por funciones sinusoidales, y su suavidad 
es controlada por la disminución del número de armóni-
cos de la expansión en series de Fourier.
Modelos deformables definidos implícitamente, llama-
dos modelos deformables geodésicos, también han sido 
aplicados para la segmentación de imágenes cardíacas 
por CT34. Este tipo de modelos controlan los cambios to-
pológicos, ya que son una representación implícita de 
los modelos deformables clásicos, pero en imágenes con 
bordes de bajo contraste o con huecos en los mismos, 
generalmente se verifican cambios topológicos no de-
seados y no controlados.
Avances en cardiología CT
En los últimos años, los sistemas de tomografía compu-
tarizada helicoidal multisección han sido introducidos28, 
ampliamente estudiados y aplicados en imagenología car-
diaca 3D.
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6.1. Tomografía Computarizada 
Helicoidal Multisección
La tomografía computarizada multicapa (MultiSlice Com-
puted Tomography–MSCT) es probablemente el término 
más comúnmente utilizado para describir los últimos de-
sarrollos en CT helicoidal. Esta tecnología se basa en la 
adquisición simultánea de más de un solo plano tomográfi-
co y está estrechamente relacionada con la introducción de 
sistemas de adquisición con múltiples detectores (Figura 3).
Esta modalidad permite obtener una alta resolución espa-
cial (sub–milimétrica), la cual con una reconstrucción por 
pos–sincronización sobre el ECG, proporciona una reso-
lución temporal explotable (20 fases temporales por ciclo 
cardiaco) para la representación de imágenes cardiacas 
4D (3D + tiempo). En la actualidad, esta modalidad de 
imagen scanner es usada en rutina clínica para la evalua-
ción del árbol coronario arterial, y representa además un 
interés para la cuantificación de la función cardiaca y de la 
masa ventricular. Desarrollar el análisis de tales imágenes 
es una tarea difícil debida por una parte a los artefactos 
de reconstrucción (movimientos rápidos, variación de la 
frecuencia cardiaca), a la variación del nivel de gris en las 
imágenes durante el ciclo cardiaco (propagación del pro-
ducto de contraste y la reconstrucción a partir de varios 
ciclos) y a la variabilidad entre pacientes. La ubicación y 
orientación del corazón en el tórax, la variación del campo 
de vista (FOV) así como la variación de la cobertura cra-
nio–caudal pueden introducir dificultades en el análisis35. 
Tratar las imágenes de scanner implica igualmente como 
dificultad el hecho de poder tratar volúmenes importantes 
de datos dentro de los límites de tiempo compatibles con 
un uso en clínica.
Sistemas mecánicos multisección de CT helicoidad sincro-
nizada con el ECG, con capacidad de adquisición simultá-
nea de cuatro secciones, tiempo de rotación de medio se-
gundo y 250 ms de resolución temporal máxima, han sido 
recientemente utilizados con el propósito de exploración 
cardiaca por CT28. Esta técnica permite, por su considera-
ble velocidad, cubrir todo el volumen cardíaco, en compa-
ración con un sistema de exploración de sección sencilla. 
El incremento de la velocidad de exploración permite la 
incorporación de secciones finamente colimadas, con lo 
cual se logra un incremento en la resolución a lo largo del 
eje longitudinal, permitiendo explorar secciones muy finas 
en fases arbitrarias del ciclo cardíaco. 
Para conseguir imágenes de alta calidad, es necesario re-
ducir los efectos introducidos por el movimiento cardíaco, 
para ello el ritmo del corazón debe ser considerablemente 
bajo. Los artefactos debidos a movimiento aparecen con-
siderablemente en pacientes con ritmos cardiacos de más 
de 70 beats/min que en pacientes con ritmos cardiacos 
más bajos36. Recientemente, se han realizado estudios 
que evidencian que la reducción de la frecuencia cardia-
ca por medio de la administración de β–bloqueadores 
mejora la calidad de la imagen de angiografía por CT37. 
Adicionalmente, se hace necesario que los retardos en la 
activación de la adquisición (intervalo R–R), determinados 
por el sistema de sincronización con el ECG, sean selec-
cionados apropiadamente dependiendo de la frecuencia 
cardiaca del paciente29.
Básicamente existen dos tipos de sistemas de detección, 
los cuales permiten el registro simultáneo de cortes tomo-
gráficos:
1. General Electric Medical Systems (GE) presenta una so-
lución técnica la cual posee un arreglo de 16 detectores 
individuales cada uno de 1.25 mm de ancho38. Esto per-
mite que el espesor de cada corte sea como mínimo 1.25 
mm. Adicionalmente, los detectores pueden combinarse 
para que cada uno de los 4 cortes simultáneos tengan es-
pesor de 2.5 mm, 3.75 mm o 5 mm, como se muestra en 
la Figura 4a. Este tipo de arreglos se denominan arreglos 
isotrópicos39.
2. Una solución alternativa la cual representa en principio 
un enfoque similar al de GE, pero que procura reducir al 
mínimo la cantidad de detectores fue desarrollado por 
Siemens en cooperación con Elscint. El diseño fue llama-
do arreglo adaptativo y se muestra en la Figura 4b, sólo 
los detectores más internos son definidos de un ancho de 
1 mm. Es posible con este tipo de arreglos definir espe-
sores de 2 cortes de 0.5 mm, cuatro cortes de 1 mm, 2.5 
mm y 5 mm39.
Figura 3. Exploración con MSCT helicoidal
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El principio de reconstrucción de las imágenes de MSCT es 
idéntico al principio utilizado en tomografía helicoidal, sin 
embargo etapas adicionales de preprocesamiento son ne-
cesarias39. Tales etapas no serán discutidas en este trabajo 
ya que no es el objetivo del mismo. Amplias revisiones 
sobre el tema pueden ser encontrados en Seeram40,39,41.
El aumento en velocidad de exploración se puede utilizar 
exclusivamente para reducir el tiempo de la exploración, 
o la capacidad de exploración más rápida se puede inter-
cambiar para obtener colimación más fina, obteniéndose 
una resolución espacial más alta. Los cambios en estos dos 
parámetros no son mutuamente excluyentes. A menudo, 
una combinación en reducción del tiempo de exploración 
y de incremento de la resolución espacial es ventajosa. Las 
ventajas de un sistema de adquisición por MSCT frente a 
otro tipo de tecnología en tomografía computarizada de 
acuerdo con Rydberg et al.42, Hu et al.43 y Kelly et al.44, 
pueden resumirse en la Tabla 3. 
Figura 4. Sistemas de detección de tomografía computarizada. (a) Arreglo Isotrópico. (b) Arreglo Adaptativo
Tabla 3. Ventajas de los sistemas de adquisición de MSCT
VENTAJA EFECTO
Mejora en la resolución temporal. Exploración más rápida resulta en una disminución de los artefactos debidos a los movimientos 
voluntarios e involuntarios. Los tiempos de respiración sostenida son reducidos
Mejora en la resolución espacial 
en el eje Z.
Secciones finas mejoran la resolución en el eje Z (a lo largo de la mesa) reduciendo los artefactos en 
el volumen y aumentando la exactitud diagnostica.
Incremento en la concentración de 
material de contraste intravascular.
Debido a que la exploración se hace más rápidamente, el material de contraste puede administrarse 
de forma más rápida, mejorándose así la visualización de las arterias, venas, y las condiciones 
patológicas evidenciadas con el flujo de sangre. Se logra una importante mejora en la visualización de 
las fases arterial y venosa.
Disminución del ruido.
La región explorada del paciente es mayor en cada rotación, por lo tanto para estudios en los cuales la 
región de exploración es grande, la corriente del tubo de rayos X puede ser más alta que la registrada en 
los sistemas de una sola sección. Valores altos de corriente reducen el ruido en la imagen, mejorando 
su calidad, los cuales son parámetros críticos en los estudios para la exploración de regiones grandes 
mediante secciones muy delgadas, especialmente en pacientes grandes.
Uso eficiente del tubo de rayos X.
Tiempos de exploración cortos disminuyen el calentamiento del tubo de rayos X, con lo cual se elimina 
o en su defecto se disminuye los retardos de enfriamiento del tubo al período entre las exploraciones. 
Se producen más imágenes durante el período de vida ´útil del tubo, disminuyéndose así los costos 
operativos.
Mayor cobertura anatómica.
Una gran ventaja de los sistemas multisección frente a los sistemas de sección sencilla es que los 
primeros permiten realizar una cobertura anatómica más amplia. Esto se debe al registro simultáneo 
de varias secciones durante cada rotación y al incremento en la velocidad de rotación del gantry. La 
cobertura puede ser hasta ocho veces mayor que la obtenida en CT helicoidal de sección sencilla en 
el mismo tiempo de la exploración.
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Los avances tecnológicos en tomografía computari-
zada multicapa han permitido tanto el desarrollo de 
nuevas aplicaciones clínicas como el mejoramiento de 
un conjunto de aplicaciones ya existentes45,46,47,48. Tales 
aplicaciones clínicas en cardiología se resumen en la 
Tabla 4.
Tabla 4. Aplicaciones en cardiología de la MSCT
APLICACIÓN DESCRIPCIÓN
Angiografía por CT.
MSCT aumenta la capacidad diagnóstica de la angiografía por tomografía computarizada ya que: a) 
permite la realización de estudios multifase del sistema cardiovascular, las fases arterial y venosa 
pueden ser analizadas debido a la rápidos tiempos de exploración y al uso óptimo del contraste; 
b) delínea con exactitud las arterias debido a la mejora en la resolución espacial en el Z; y c) la 
exploración prolongada y el volumen que puede ser cubierto en la exploración mejora la angiografía 
periférica.
Imagenología 3D.
MSCT ha introducido importantes avances en imagenología 3D debido a la combinación de factores 
como isotropía en las imágenes, lo que resulta en una disminución de la pérdida de resolución en el 
eje Z.
Evaluación de perfusión en el 
cerebro.
Capas múltiples de CT dinámica pueden ser usadas en la valoración y ubicación de las regiones de 
isquemia cerebral.
Imagenología cardiaca.
El incremento tanto en la resolución espacial como en la temporal, ha permitido el desarrollo de 
métodos para la valoración del movimiento y las deformaciones asociadas a las paredes de las 
cavidades del corazón, teniendo como objetivo la cuantificación de la función cardiaca. La Figura 5 
muestra imágenes 2D de estructuras cardiacas.
En trabajos como el reportado por Hong et al.29, se evalúa 
la efectividad de la reconstrucción retrospectiva de imáge-
nes electrocardiográficamente sincronizadas para angio-
grafía coronaria por CT, en la reducción de los defectos 
causados por el movimiento cardiaco y en la evaluación 
de la influencia del ritmo cardiaco en la calidad de las 
imágenes. La esencia de la técnica es la reconstrucción 
en el punto del ciclo cardiaco en el cual se verifique el 
mínimo movimiento. La angiografía CT es realizada con 
un multidetector Somatom Volume Zoom (Siemens Me-
dical Systems), y la reconstrucción con software comercial 
HeartView también de Siemens. 
En este sentido, las arterias coronarias son realzadas con 
material de contraste no iónico, inyectado a 3 mL/s. La 
exploración con tomografía helicoidal fue iniciada con 
adquisiciones simultáneas de cuatro secciones colimadas 
de 1mm, con una velocidad de la mesa del paciente de 
3.6 mm/s y tiempo de rotación de 500 ms. Durante la 
exploración helicoidal, el ECG es digitalmente registrado 
y almacenado. Los datos de CT helicoidal y el ECG fueron 
usados para reconstruir retrospectivamente las imágenes 
transversales, con una resolución temporal constante de 
250 ms por sección. 
Así, distintas reconstrucciones son realizadas, dependiendo 
del porcentaje del intervalo R-R, luego de la previa onda R, 
que es utilizado para iniciar la reconstrucción, 30%, 40%, 
50%, 60%, 70% y 80% del R-R son utilizados como re-
tardos. La interpretación independiente de las angiografías 
transversales, es realizada por dos expertos cardiólogos. El 
árbol coronario fue analizado con base en el modelo suge-
rido por la American Heart Association (AHA), el cual in-
cluye la arteria coronaria derecha (RCA), anterior izquierda 
descendente (LDA) y la circunfleja izquierda (LCx). 
Sobre cada una de las imágenes retrospectivamente re-
construidas, de acuerdo con el instante de activación del 
ECG, determinado por el porcentaje del R-R selecciona-
do, son delicadamente delineadas las tres arterias mayo-
res, tal resultado es comparado con el modelo de la AHA. 
Para la valoración de la calidad de la imagen, se utiliza 
una escala de cinco puntos, que va de alta calidad (5) a 
la no posible identificación de las estructura (1). Un valor 
superior a 4 es considerado aceptable en términos de ca-
lidad de la imagen. 
Los valores medios para todos los pacientes son correla-
cionados con los retardos; por otra parte, la correlación 
entre el ritmo cardiaco y la calidad de la imagen es deter-
minada por el coeficiente de correlación de Spearman. La 
Figura 5. Cortes tomográficos del tórax
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calidad máxima fue encontrada en retardos de 50% para 
RCA, y 60% LCx, para LDA 50% y 60% se obtienen los 
mismos valores. 
Según el coeficiente de Spearman, se muestra una corre-
lación negativa entre el ritmo cardiaco y la calidad de la 
imagen, de allí que la calidad de la imagen disminuye a 
medida que incrementa el ritmo cardiaco en la mayoría de 
las arterias coronarias.
Giesler et al.36 realizan otro estudio sobre la influencia del 
ritmo cardiaco sobre la calidad de la imagen y detección 
de estenosis en CT multidetector. Ellos concluyen que CT 
multidetector puede revelar la estenosis coronaria, pero la 
utilidad de esta técnica como herramienta de apoyo en su 
evaluación, disminuye a medida que el ritmo cardiaco del 
paciente aumenta.
6.2. Segmentación de Estructuras Cardiacas
Un modelo híbrido para la detección del ventrículo izquier-
do en tomografía computarizada (CT) ha sido propuesto 
por Chen et al.49. El modelo acopla un segmentador basa-
do en modelos a priori de Gibbs y modelos deformables 
usando un modelo de cubos marchantes (marching cu-
bes). Una fuerza externa basada en gradiente es conside-
rada para alcanzar la convergencia. Ocho estudios de CT 
se utilizan para probar el enfoque. Los resultados obteni-
dos en datos 3D reales revelan el buen comportamiento 
del método.
Fleureau et al.50 y Fleureau et al.51 proponen una nueva 
técnica de propósito general, semi–automática y multi–
objeto en imágenes n–dimensionales, aplicada para la ex-
tracción de las estructuras cardíacas en MSCT. El propósito 
del enfoque es usar un esquema multi–agente combinado 
con un clasificador supervisado a objeto de introducir in-
formación a priori y obtener rápidos tiempos de cómputo. 
El sistema multi–agente se organiza en torno a un agente 
de comunicación que gestiona una población de agentes 
(asocia los objetos de interés) encargada de segmentar 
la imagen a través de interacciones cooperativas y com-
petitivas. La técnica propuesta ha sido probada en varios 
conjuntos de datos de pacientes, proporcionando los pri-
meros resultados para extraer estructuras cardíacas tales 
como ventrículo izquierdo, aurícula izquierda, ventrículo 
derecho y la aurícula derecha.
Sermesant et al.52 presentaron un modelo 3D de los ven-
trículos del corazón que acoplan funciones eléctricas y 
biomecánicas. Tres tipos de datos se utilizan para construir 
el modelo: la geometría de miocardio es obtenida a partir 
de un corazón canino, la orientación de las fibras mus-
culares, y los parámetros de la actividad electrofisiológica 
son extraídos de las ecuaciones de Fitzhugh–Nagumo. El 
modelo permite simular la dinámica ventricular conside-
rando la función electromecánica del corazón. Este mode-
lo también se utiliza para la segmentación de secuencias 
de imágenes seguida por la extracción de los índices de 
función cardiaca. La exactitud de los índices clínicos ob-
tenidos es comparable con los resultados reportados en 
la literatura.
Van Assen et al.53 desarrollan un método semi–automáti-
co para la segmentación basado en un modelo de forma 
activa tridimensional. El método tiene la ventaja de ser 
independiente de la modalidad imagenológica. La forma 
de LV fue obtenido para todo el ciclo cardiaco en secuen-
cias tridimensionales de MRI y CT. La distancia punto a 
punto fue una de la métricas utilizadas para la validación, 
obteniendo errores en las secuencias de CT de 1.85 mm.
Un esquema basado en modelos para la detección de las 
estructuras del corazón es reportado por Ecabert et al.35. 
El corazón es representado mediante un modelo de reji-
llas triangulares, incluyendo las aurículas, los ventrículos, 
el miocardio y los grandes vasos. El modelo del corazón es 
localmente aproximado a la forma real del órgano usando 
transformada generalizada de Hough en tres dimensio-
nes. Finalmente, para detectar la anatomía cardiaca son 
utilizadas adaptaciones paramétricas y deformables sobre 
el modelo. El error punto a superficie cuando el método 
basado en modelo es aplicado a 28 volúmenes de CT fue 
de 0.82 ± 1.00 mm.
Bravo et al.54 segmentan los ventrículos del corazón en se-
cuencias de MSCT. El proceso de segmentación se realiza 
en el espacio tridimensional con el objetivo de garantizar 
la extracción las todas las características topológicas de las 
cavidades cardiacas. Los secuencias de MSCT son realza-
das usando un esquema de filtrado basado en operadores 
morfológicos para, posteriormente, ser segmentadas con 
la aplicación de una técnica de crecimiento de regiones 
de enlace híbrido. Los resultados obtenidos sobre datos 
reales muestran la capacidad del método de extraer las 
mencionadas cavidades con una alta exactitud clínica.
Huérfano et al.55 proponen una estrategia para la seg-
mentación automática de la aurícula derecha (RA) usan-
do los 20 instantes del ciclo cardiaco de un paciente en 
imágenes cardiacas 3D, de tomografía computarizada 
multi-corte. Tal estrategia está basada en la técnica de 
similaridad global y consta de las etapas de preprocesa-
miento, segmentación y entonación de parámetros. La 
etapa de preprocesamiento se divide en dos fases deno-
minadas filtrado y definición de una región de interés. 
Durante la segmentación de la RA se consideran las imá-
genes preprocesadas y una técnica basada en crecimiento 
de regiones (RG) la cual es inicializada usando un vóxel 
detectado con máquinas de soporte vectorial de mínimos 
cuadrados. Durante la entonación de parámetros, se usó 
el Dc para comparar las segmentaciones de la RA y la 
segmentación generada, manualmente, por un cardiólo-
go. Se obtuvo un Dc promedio superior a 0.82 lo cual 
indica una buena correlación entre las segmentaciones 
generadas por un experto cardiólogo y las producidas por 
la estrategia desarrollada. 
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Vera et al.56 presentan una técnica para la segmenta-
ción automática de la aurícula izquierda en 10 imágenes 
cardiacas 3D de tomografía computarizada multi-corte, 
pertenecientes a un mismo sujeto. La mencionada técni-
ca consta de las etapas de preprocesamiento y segmen-
tación. En la etapa de preprocesamiento se emplea una 
técnica denominada realce por similaridad global. Por 
otra parte, para generar la morfología 3D de la aurícula 
izquierda, se aplicó una etapa de segmentación la cual 
considera las imágenes pre-procesadas y un algoritmo de 
agrupamiento basado en crecimiento de regiones. Para 
cuantificar el desempeño de la referida técnica se conside-
ró el coeficiente de Dice obteniéndose una buena correla-
ción entre las segmentaciones automáticas y las manuales 
generadas por un cardiólogo. 
Vera et al.57 desarrollaron una técnica para la segmenta-
ción automática de la arteria aorta torácica (TAA), deno-
minada también aorta externa descendente, en 10 imá-
genes cardiacas 3D de tomografía computarizada multi-
corte, pertenecientes a un mismo sujeto. La mencionada 
técnica consta de las etapas de filtrado y segmentación. 
La etapa de filtrado, denominada realce por similaridad 
global. Este tipo de realce consiste en la aplicación de un 
banco de filtros, suavizadores y un detector de bordes. Por 
otra parte, para generar la morfología 3D de la TAA, se 
aplicó una etapa de segmentación en la cual se considera-
ron las imágenes filtradas y un algoritmo de agrupamiento 
basado en crecimiento de regiones. La estrategia propues-
ta generó las segmentaciones 3D de la TAA en todas las 
imágenes que conforman el ciclo cardiaco completo del 
sujeto considerado. Para cuantificar el desempeño de la 
referida técnica se consideró el coeficiente de Dice obte-
niéndose una buena correlación entre las segmentaciones 
automáticas y las manuales generadas por un cardiólogo.
Huérfano et al.58 presentaron una estrategia para la seg-
mentación tridimensional (3D) de la válvula pulmonar en 
20 imágenes cardiacas de tomografía computarizada mul-
ticapa, correspondientes al ciclo cardiaco completo de un 
sujeto. La mencionada estrategia consta de las etapas de 
preprocesamiento, segmentación y entonación de pará-
metros. La etapa de preprocesamiento se aplica, prelimi-
narmente, al instante de diástole final y se divide en dos 
fases denominadas: Filtrado y Definición de una región 
de interés (ROI). Durante la etapa de segmentación 3D, 
de la arteria pulmonar, se implementó un algoritmo de 
agrupamiento denominado crecimiento de regiones (RG) 
el cual se aplicó a las imágenes pre-procesadas. Durante 
la entonación de parámetros usaron una métrica, denomi-
nada Dc, la cual arrojó un valor promedio comparable con 
el reportado en la literatura especializada.
Huérfano et al.59 proponen una estrategia para la segmen-
tación tridimensional de la vena cava superior (SVC) en 20 
imágenes cardiacas de tomografía computarizada multi-
capa, correspondientes al ciclo cardiaco completo de un 
sujeto. Esta estrategia está basada en la técnica de realce 
por similaridad global y consta de las etapas de preproce-
samiento, segmentación y entonación de parámetros. El 
pre-procesamiento se aplica, preliminarmente, al instan-
te de diástole final y se divide en dos fases denomina-
das: Filtrado y Definición de una región de interés. Para 
la segmentación, de la SVC, se implementó el algoritmo 
de crecimiento de regiones el cual es aplicado a las imáge-
nes pre-procesadas y se inicializó con un vóxel detectado 
con máquinas de soporte vectorial de mínimos cuadrados. 
Durante la entonación de parámetros, se usó el Dc para 
comparar las segmentaciones automáticas y manuales ob-
teniéndose un Dc promedio superior a 0.9 lo cual indica 
una excelente correlación entre las segmentaciones gene-
radas por un experto cardiólogo y las producidas por la 
estrategia desarrollada.
6.3. Estimación del Movimiento de la Pared Ventricular
Fan y Chen60 presentan un esquema basado en la inte-
gración de la mecánica de medios continuos y teoría de 
estimación para caracterizar el movimiento complejo no 
rígido del ventrículo izquierdo sobre secuencias de imá-
genes 3D obtenidas por CT de alta velocidad. El esquema 
propuesto es implantado en forma jerárquica tal que, el 
movimiento local, global y las deformaciones puedan ser 
analizadas. El movimiento global y las deformaciones son 
analizados y compensados por la aplicación de modelos 
basados en superficies de Chen. El modelo de estimación 
del movimiento local, asume que secciones finas de la su-
perficie endocárdica pueden ser consideradas como un 
medio incompresible, el cual puede ser caracterizado por 
las restricciones de incompresibilidad de la mecánica de 
medios continuos. Estas restricciones son integradas con 
funciones de correlación derivadas de la teoría de estima-
ción. Las funciones de correlación son calculadas a partir 
de las intensidades de las imágenes originales, y pueden 
ser usadas como medidas de la correspondencia de la 
estimación. La estimación óptima de las deformaciones 
locales es obtenida por la minimización de una función 
objetivo, construida como la suma ponderada de la in-
compresibilidad, la restricción de suavidad de movimiento 
con la correspondiente función de correlación. El esque-
ma propuesto está entonces basado en un modelofísico, 
capaz de generar vectores de movimiento 3D consistentes 
para secuencias de imágenes cardíacas.
Shi et al.61 proponen y validan la hipótesis de que el uso 
de las propiedades de formas diferenciales de la superfi-
cie del miocardio, permite el seguimiento de la trayectoria 
de los campos de desplazamiento 3D densos, de puntos 
sobre la superficie en todo el ciclo cardiaco. El criterio de 
seguimiento está basado en la localización y la correspon-
dencia de las características de la superficie por geometría 
diferencial, así como en una estrategia de optimización 
por razonamiento matemático, que combina el criterio de 
correspondencia con un modelo de suavidad localmente 
coherente, que se encarga de estimar la curvatura de la 
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superficie endocárdica. Esta metodología basada en for-
mas, permite la exacta y objetiva cuantificación de la fun-
ción dinámica regional y global del ventrículo izquierdo 
del corazón a partir de imágenes CT 3D. Mediciones de 
las superficies endocárdica y epicárdica, que incluyen la 
longitud total de la trayectoria, así como los vectores de 
desplazamiento con respecto a un estado cardiaco cono-
cido como por ejemplo diástole final, permite estimar la 
sinergia ventricular. Mediciones del espesor de la pared, 
son calculadas usando la magnitud de los vectores que 
cruzan las superficies endocárdica y epicárdica. Es posible 
adicionalmente estimar, el estrés o esfuerzo y la curvatura 
de la superficie ventricular. Para validar los resultados de la 
trayectoria del movimiento obtenidos por el algoritmo ba-
sado en formas, se utiliza como estándar a los marcadores 
de trayectorias, el cual es comparado con el algoritmo re-
portado sobre estudios agudos en perros.
Un enfoque para la estimación del campo de deformacio-
nes asociados a la pared ventricular a partir de imágenes 
cardiacas en cuatro dimensiones (4-D: 3D+t) de tomogra-
fía computarizada multicapa es presentado en Bravo et 
al.62 y Bravo et al.63. Un algoritmo de correspondencia es 
aplicado a las superficies que representan las paredes en-
docardica y epicardica extraídas a partir de una base de 
datos de imágenes en 4–D. Los mapas de corresponden-
cia obtenidos, permiten establecer la relación temporal 
entre los puntos que definen las superficies ventriculares 
sobre todo el ciclo. De acuerdo con esa relación, el campo 
de desplazamientos es obtenido, y a partir de tal infor-
mación una descripción funcional del movimiento y las 
deformaciones de la cavidad ventricular es de terminada 
en términos de par ́metros globales y locales, como vo-
lumen ventricular, índices de contracción radial e índice 
de torsión. El enfoque desarrollado puede considerarse 
como un enfoque general de acuerdo con el tipo de mo-
dalidad de imagenología 4–D utilizada, debido a que la 
utilización de la información asociada a las intensidades 
en cada imagen, está solamente contemplada en el pro-
ceso de extracción de las superficies ventriculares. El error 
promedio obtenido al comparar los resultados del campo 
de deformaciones reconstruido respecto al campo de de-
formaciones verdadero es del orden de 2.69 mm sobre 
todos los modelos desarrollados.
6.4. Estimación del Movimiento de la Red Coronaria 
La determinación de la velocidad de movimiento de las 
arterias coronarias durante el ciclo cardiaco con EBCT, ha 
sido propuesta. Achenbach et al.64 desarrollan un nuevo 
método para determinar el movimiento en el plano, con 
base en imágenes de EBCT adquiridas en modo cine del 
corazón. Los resultados demuestran la alta variabilidad de 
la velocidad de las arterias coronarias durante el ciclo car-
diaco. Los patrones fueron diferentes para cada una de 
las arterias coronarias mayores, probablemente debido a 
su disposición anatómica. Adicionalmente, se demuestra 
que los períodos de movimiento relativamente suaves son 
encontrados durante la relajación isovolumétrica y duran-
te la segunda mitad de la fase diastólica.
a tomografía computarizada por rayos X, en 
las últimas dos décadas, ha constituido la 
modalidad imagenológica 3D, para el análisis 
y determinación de la función cardiovascular, 
que más desarrollos tecnológicos ha tenido. Considera-
bles mejoras en la velocidad de exploración de los siste-
mas de adquisición se han presentado, lo que conduce 
al diseño e implantación de nuevas metodologías en los 
procesos de reconstrucción, permitiendo el desarrollo de 
nuevas herramientas computacionales para la cuantifica-
ción de parámetros asociados a la función dinámica de las 
estructuras cardiovasculares, con la única idea de mejorar 
la capacidad diagnóstica del daño que puede presentarse 
en tales estructuras. Sin embargo, existen áreas en el aná-
lisis y determinación de función cardiovascular que no han 
sido exploradas con esta técnica imagenológica, como por 
ejemplo la perfusión miocárdica, y otras en las que no se ha 
conseguido un estándar, como la baja calidad de la imagen 
debido a los defectos causados por el movimiento. En tal 
sentido, en cardiología 3D por tomografía computarizada 
por rayos X existen diversos problemas que pueden motivar 
amplios trabajos de investigación.
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